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Wortabkürzungen   
Abk.   Erklärung                                                                         
Ag   Silber 
Al   Aluminium  
APCVD  Atmospheric-Pressure Plasma-Assisted Vapour Deposition 
(plasmaunterstützte chemische Gasphasenabscheidung unter 
Atmosphärendruck) 
At.-%   Atomprozent  
ATCC   American Type Culture Collection (Unternehmen) 
CO2   Kohlenstoffdioxid 
DNA   Desoxyribonukleinsäure 
DSMZ   Deutsche Sammlung von Mikroorganismen und Zellkulturen 
EtBr   Ethidiumbromid 
FBS   Fötales Bovines Serum 
FDA   Fluoreszindiacetat 
H2O2   Wasserstoffperoxid 
H2SO4   Schwefelsäure 
HMDSO  Hexamethyldisiloxan 
HO.   Hydroxyl-Radikal 
MC3T3  Maus-Osteoblasten der Zelllinie MC3T3  
MEM   Minimal Essential Medium (Minimum essential Medium) 




(NH4)2SO4  Ammoniumsulfat 
NP   Nano Particles (Nanopartikel) 
1O2   Singulett-Sauerstoff 
OD   Optical Density (optische Dichte) 
PBS   Phosphate Buffered Saline (phosphatgepufferte Kochsalzlösung) 
PCO   Plasmachemical Oxidation (plasmachemische Oxidation) 
PenStrep  Penicillin-Streptomicin 
Ph. Eur.   Pharmaceutical Purity (pharmazeutische Reinheit) 
PLA   Polylactid (Polymilchsäure) 
PLLA   Poly L-Lactid Acid (Poly L-Milchsäure) 
PDLLA  Poly D, L-Lactid Acid (Poly D,L-Milchsäure) 
ROS   Reactive Oxygen Species (reaktive Sauerstoff-Radikale) 
S. aureus  Staphylococcus aureus 
S. epidermidis Staphylococcus epidermidis 
SE2   Secondary Electron  
SiOx   Siliziumoxid 
Ti   Titan 
TiAl6V4  Titan-Aluminium-Vanadium   
TiOB   patentierte Titanoxidbeschichtung der Firma INNOVENT 
TS   Tryptose-Soybean (Trypton-Soja Agar) 
XPS   Röntgen-Photoelektronenspektroskopie 





Physikalische Größen  
Formelzeichen Größe   Einheit 
l   Länge   m 
m   Masse  kg  
I   Stromstärke  A 
t   Zeit   s 
n   Stoffmenge  mol    
W   Arbeit   J 
T   Temperatur  °C 
M   Molare Masse kg/mol    
p   Druck   Pa 
U   Spannung  Volt 






Implantat-assoziierte Infektionen gelten als gefürchtete Komplikationen in der 
orthopädischen Chirurgie und führen in den meisten Fällen zum Implantatverlust. 
Staphylococcus aureus wird dabei als Schlüsselbakterium der Implantat-assoziierten 
Infektion diskutiert (Doll et al. 2016). 
Funktionalisierte Implantat-Oberflächen, die simultan osteoinduktiv und antibakteriell 
wirken, könnten zum einen die rigide Fixation von Implantaten verbessern und zum 
anderen Implantat-assoziierte Infektionen verhindern.  
In der vorliegenden Arbeit wurden die durch die Firma INNOVENT entwickelten und 
patentierten Titan-Oberflächen (TiOB® Oberflächen), deren verbesserte 
Knochenfixation im Vergleich zu herkömmlichen Titan-Implantaten bereits 
nachgewiesen wurde (Diefenbeck et al. 2011), als Grundbeschichtung verwendet.  
Im Rahmen der vorliegenden Arbeit sollte geklärt werden, ob TiOB® Oberflächen mit 
den antiinfektiösen Agenzien Gentamicin, Silber oder Zink funktionalisiert werden 
können und ein antibakterieller Effekt bei gleichzeitig guter Biokompatibilität 
nachweisbar ist. 
Durch die Firma INNOVENT wurden 6 scheibenförmige sowie 56 zylindrische TiOB® 
Tannin/Gentamicin-, TiOB® SiOx Ag- und TiOB® Zn- Probekörper je 
Oberflächenvariante durch verschiedene Kopplungsverfahren hergestellt. 
Die antibakterielle Potenz dieser Oberflächen wurde im Agardiffusionstest und 
Proliferationstest auf S. aureus getestet.  
Im Agardiffusionstest wurde die Freisetzungskinetik der antibakteriellen Agenzien aus 
den Testoberflächen bestimmt. Dabei wurden die zylindrischen Probekörper in PBS-
Lösung zunächst über verschiedene Zeiträume (2, 4, 6, 12, 24, 48 h) gelagert, im 
Anschluss die entstandenen Eluate entnommen, in ausgestanzte Löcher auf einem TS 
Agar mit proliferierender S. aureus Kultur überführt und nach 24 Stunden die 
Inhibitionszonen ausgemessen. Es wurde gezeigt, dass die Eluate der TiOB® 
Tannin/Gentamicin Oberflächen über den gesamten Beobachtungszeitraum von 48 h 




Eluate der TiOB® SiOx Ag und TiOB® Zn Probekörper erzeugten dagegen keine 
Inhibitionszonen.  
Im Proliferationstest wurde die Vermehrungsfähigkeit von S. aureus nach direktem 
Kontakt zu den funktionalisierten Oberflächen untersucht. Die Beurteilung des 
antibakteriellen Effektes erfolgte anhand des verzögerten Anstiegs der 
Proliferationskurven (Latenzphase) sowie einer geringeren Bakteriendichte von             
S. aureus nach dem Beobachtungszeitraum von 24 Stunden.  
Die Auswertung der Daten erfolgte mit dem Statistikprogramm SPSS 19.0 für 
Windows. Die Signifikanz im Proliferationstest wurde mit Hilfe des one-way ANOVA 
getestet und die Bonferoni-Korrektur diente der Neutralisierung der Alphafehler-
Kumulierung bei multiplen Paarvergleichen. Die Unterschiede der gemessenen Daten 
sind signifikant bei einem Signifikanzniveau von p < 0.05. 
Die funktionalisierten Oberflächen bewirkten ein verzögertes Bakterienwachstum 
sowie eine geringe Bakteriendichte in den Testansätzen von bis zu 10 h für TiOB® Zn, 
8 h für TiOB® SiOx Ag und 5 h für TiOB® Tannin/Gentamicin gegenüber der 
Kontrollgruppe TiOB® ohne zusätzliche Funktionalisierung.  
Eine vorangegangene Exposition der funktionalisierten Oberflächen in dem 
entsprechendem Eluationsmedium (PBS) führte zu einer zeitabhängigen Reduktion 
der antibakteriellen Wirkung.  
Für die TiOB® Tannin/Gentamicin und für die TiOB® Zn Oberflächen konnte auch nach 
maximaler Exposition (48 h) der Probekörper ein signifikanter wachstums-
inhibierender Effekt auf die Vermehrungsfähigkeit von S. aureus beobachtet werden, 
während allerdings TiOB® SiOx Ag Oberflächen nur nach kurzer Exposition von 0 und 
4 h zu einem signifikant verminderten Bakterienwachstum im Vergleich zur 
Kontrollgruppe TiOB® führten.  
Die Untersuchung der Zytotoxizität der Testoberflächen erfolgte anhand                             
6 scheibenförmiger Probekörper je Oberflächenvariante im Direktkontakttest 
gegenüber einer Maus-Osteoblasten Zelllinie (MC3T3-E1) und anschließender Vital-
Fluoreszenz-Doppelfärbung. Der t-test diente der Überprüfung signifikanter 




Im Zytotoxizitätstest wurden alle Oberflächen mit MC3T3-Zellen besiedelt. Es konnte 
ermittelt werden, dass die antibakteriellen Mechanismen sich wahrscheinlich auch auf 
die Biokompatibilität der Probekörper auswirkten.  
Im Zeitverlauf nahm die Biokompatibilität nach anfänglicher Reduktion gegenüber 
MC3T3-Zellen wieder zu.  Vor allem TiOB® SiOx Ag Oberflächen wiesen nach längerer 
Inkubationszeit (4 Tage) einen ähnlich dichten Zellrasen auf wie die Kontrollgruppe 
TiOB®.  
In der vorliegenden Studie konnte gezeigt werden, dass durch Funktionalisierung von 
TiOB® Oberflächen mit antibakteriellen Agenzien eine signifikante Reduktion der 
Vermehrungsfähigkeit von S. aureus erzielt werden kann. 
Die antibakterielle Effizienz der funktionalisierten TiOB® Oberflächen wird 
wahrscheinlich die osteointegrativen Eigenschaften nicht wesentlich beeinträchtigen. 
Schlussfolgernd lässt sich feststellen, dass die in der vorliegenden Studie 
untersuchten funktionalisierten TiOB® Oberflächen sowohl antibakterielle Effekte aber 







Biomaterialien sind seit hunderten Jahren in der Medizin eingesetzte Werkstoffe, die 
über einen längeren Zeitraum mit dem Organismus direkt in Kontakt stehen (Williams 
und Biomaterials 1987). So dienten schon vor 1000 Jahren u.a. Goldfäden als Nähte 
bei Operationen, Silber und Gold als künstliche Kronen und Edelsteine als Zahnersatz 
(Ratner et al. 2004).  
Seit Beginn des 21. Jahrhunderts hat die Entwicklung von Biomaterialien einen großen 
Fortschritt gemacht und sich als ein fester Bestandteil der modernen Medizin etabliert. 
Laut aktuellem Statusbericht (Stand 2014) des Endoprothesenregisters werden allein 
in deutschen Krankenhäusern jährlich rund 390.000 Operationen durchgeführt, bei 
denen künstliche Hüft- und Kniegelenke eingesetzt werden. Damit gehört dieser 
Eingriff zu den häufigsten Operationen in Deutschland (Hassenpflug 2014) .  
Auch im Bereich der Zahnmedizin ist die Implantologie inzwischen nicht mehr aus dem 
Therapiespektrum wegzudenken. In den vergangenen 30 bis 40 Jahren hat sich in 
dabei eine Entwicklung vollzogen, die als eine der bedeutendsten in der 
Zahnheilkunde bezeichnet werden kann.  
Als eine der wichtigsten wissenschaftlichen Durchbrüche galt die Entdeckung und 
Anwendung der Osseointegration von Knochen und Fremdkörpern durch den 
schwedischen Orthopäden  Per-Ingvar Brånemark im Jahr 1967 (Hartmann 2009).  
Unter allen Implantatmaterialien haben sich  Titan und Titanlegierungen dabei sowohl 
für orthopädische als auch für dentale Implantate als zuverlässigste Verbindung zum 
Knochen erwiesen (Wintermantel und Ha 2008).  
Seit der wissenschaftlichen Anerkennung der zahnärztlichen Implantologie im Jahr 
1982 stiegen die Fallzahlen eingesetzter Zahnimplantate (Hartmann 2009). Mit dem 
steigenden Einsatz von sowohl zahnärztlichen als auch orthopädischen Implantaten in 
der Chirurgie nimmt aber auch die Anzahl der Komplikationen zu (Lin et al. 2001, Teller 
et al. 2007). Besonders Biofilm-assoziierte Implantat-Infekte stellen inzwischen das 
zentrale Problem dar (Liu et al. 2012).  
Funktionalisierungen von Implantatoberflächen können eine Kolonisierung durch 




Veränderung der Implantatoberfläche und die Armierung medizinischer Implantate mit 
antimikrobiellen Agenzien entwickelt (Lin et al. 2001, Teller et al. 2007).  
 
2.1 Titan als Implantatmaterial 
Titan und Titanlegierungen sind weit verbreitete Werkstoffe, die aufgrund ihrer 
mechanischen Eigenschaften und biologischen Verträglichkeit vorteilhafter sind als 
nichtrostende Medizinstähle und Metalllegierungen und vor allem als Implantatmaterial 
für Platten, Schrauben und in Form von Dentalimplantaten Anwendung finden. 
In der Medizintechnik werden neben technisch reinem Titan vor allem die Legierungen 
TiAl6V4 und TiAl6Nb7 eingesetzt (Wintermantel und Ha 2008). Es handelt sich hierbei 
um Zweiphasenlegierungen mit je 6% Aluminium und 4% Vanadium bzw. 7% Niob.  
Die Vorzüge dieser Legierungen ergeben sich aus dem geringen spezifischen Gewicht 
in Verbindung mit hoher Dauerschwingfestigkeit, einem Elastizitätsmodul nahe dem 
humanen Knochen und hoher Korrosionsbeständigkeit. In Kontakt mit Sauerstoff bildet 
sich spontan an der Oberfläche eine passivierende Oxidschicht aus. Diese nur wenige 
Nanometer dicke Oxidschicht ist in physiologischer Umgebung aufgrund von 
gebundenen Hydroxylgruppen an den äußeren Atomlagen schwach negativ geladen. 
Dies begünstigt eine Adsorption von Proteinen aus dem Körperserum und bildet somit 
die Voraussetzung für die Interaktion von Zellen an der Implantat-Grenzfläche 
(Brunette et al. 2001). 
 
2.2 Implantat-assoziierte Infektionen 
2.2.1 Entstehung des bakteriellen Biofilms 
Nach der Implantation eines Biomaterials beginnt der „Wettlauf um die Besiedlung der 
Oberfläche“ (Gristina et al. 1987a). Hierbei stehen körpereigene Zellen, Bakterien und 
Makromoleküle in direkter Konkurrenz um die Kolonisation der Implantatoberfläche. 
Der Ausgang dieses Konkurrenzkampfes entscheidet letztlich über das Schicksal des 
Implantats (Gristina 1987). Gewinnen körpereigene Zellen die Oberhand, wird das 
Implantat osseointegriert und eine bakterielle Besiedlung zukünftig erschwert. 
Andererseits verhindert eine bakterielle Besiedlung das Anwachsen körpereigener 




Die adhäsive Kolonisierung der Implantatoberfläche durch Bakterien bildet den 
initialen Schritt bei der Entstehung des bakteriellen Biofilms (Davey und O'toole 2000, 
Donlan 2002).  
Bereits zum Zeitpunkt der Implantation stellt ein Biomaterial eine für Bakterien 
besiedlungsbereite Oberfläche dar, an der es sofort zu Wechselwirkungen zwischen 
der äußeren Atomschicht der Implantatoberfläche und dem biologischen Gewebe 
kommt.  
Jede Oberfläche wird in biologischer Umgebung sofort mit einem aus Proteinen und 
Glykoproteinen bestehenden „conditioning film“ überzogen (Gristina et al. 1991). Diese 
Oberfläche sorgt anfänglich aufgrund ihrer negativen anionischen Ladung für die 
Abstoßung ebenfalls negativ geladener Bakterien (Gristina et al. 1991). In diesem 
Stadium der bakteriellen Besiedlung sorgen dennoch schwache Wechselwirkungen 
wie van der Waal`s Kräfte und ausreichend lange Kontaktdauer dafür, dass das 
Biomaterial und die Bakterien irreversible komplexe Vernetzungen über 
Glykoproteinstrukturen ausbilden können (Gristina et al. 1991).  
Nach der primären Vernetzung bewegen sich Bakterien entlang der Oberfläche und 
bilden Mikrokolonien aus. Proliferation, Formation und Differenzierungsprozesse 
führen schließlich zur Bildung eines typischen dreidimensionalen Biofilms (Flemming 
und Wingender 2010).  
Biofilme sind räumlich organisierte Kolonien von Mikroorganismen, die mit einem 
Substrat, einer Oberfläche sowie untereinander adhärent und in eine von ihnen 
produzierte extrazelluläre, polysaccharidhaltige Matrix eingebettet sind (Sanderink et 
al. 2008).  
In Biofilmen organisierte Bakterien nehmen die Charakteristika mehrzelliger 
Organismen an und unterscheiden sich deutlich bezüglich Gentranskription und 
Wachstumsrate von ihren planktonischen Verwandten (Becker et al. 2001). 
Mittels chemischer Signalsprache (Quorum-Sensing) können sowohl identische als 
auch unterschiedliche Bakterienarten im Biofilm untereinander kommunizieren. 
Dadurch kann die genetische Expression der Keime so geändert werden, dass 
Genprodukte und das Enzymrepertoire spezifisch auf die Umgebung des Biofilms 




Die bedeutendste Konsequenz der veränderten Genexpression ist die Bildung der 
extrazellulären Matrix.  
Diese als Glycocalix bezeichnete Matrix stellt eine Diffusionsbarriere für antibakterielle 
Chemotherapeutika sowie für immunologische Abwehrmechanismen dar (Gilbert et al. 
2007). 
 
2.2.2 Staphylococcus aureus 
Die Fähigkeit an Materialien anzuhaften und einen Biofilm auszubilden, ist ein 
wichtiger Faktor für die Pathogenität der Mikroorganismen (Cramton et al. 2001).  
Die grampositive, fakultativ anaerob wachsende Spezies S. aureus gilt als einer der 
häufigsten Erreger von Implantat-assoziierten Infektionen (Doll et al. 2016).  
Zusammen mit Staphylococcus epidermidis ist S. aureus in über 60% der Fälle an 
Implantat-assoziierten Infektionen beteiligt (Geipel und Herrmann 2004, Kittinger et al. 
2011). Eine wichtige Rolle spielt hierbei das von S. aureus produzierte ß-1,6-
verknüpftes  N-acetylglucasamin (PNAG). PNAG führt zur Zell-Zell-Adhäsion und ist 
notwendig für die Biofilmproduktion (Maira-Litran et al. 2002).  
Des Weiteren verfügt S. aureus über das Biofilm-assoziierte-Protein (Bap). Bap ist ein 
Oberflächenprotein, welches im Gegensatz zu PNAG zusätzlich zur Zell-Zell-Adhäsion 
auch für die Primäradhäsion des Bakteriums an der Oberfläche von Bedeutung ist 
(Cucarella et al. 2001).  
Zusätzlich besitzt S. aureus sogenannte MSCRAMMs (Microbial Surface Components 
Recognizing Adhesive Matrix Molecules). MSCRAMM-Proteine sind 
Oberflächenadhäsine, die mit zahlreichen menschlichen Geweben, Serumproteinen 
und Polypeptiden der Extrazellularmatrix interagieren. Diese Interaktionen 
ermöglichen unter anderem die Adhärenz an Serumproteine, welche die 
Implantatoberflächen initial nach dem Einbringen in den menschlichen Körper 





2.3 Antiinfektiöse Oberflächen  
Antiinfektiöse Funktionalisierungen von Implantatoberflächen sind aufgrund der oben 
beschriebenen Problematik der Implantat-assoziierten Infektion schon lange 
Gegenstand der medizinischen Forschung (Gemeinhardt 2008).  
Im Jahr 2015 konnte erstmals durch Romano et al. eine Klassifizierung antiinfektiöser 
Oberflächen vorgenommen werden. In Abhängigkeit von der Wirkungsstrategie 
werden antiinfektiöse Oberflächen in drei Gruppen eingeteilt (Romano et al. 2015). 
Die erste Gruppe versucht passiv, durch antiadhäsive Funktionalisierung der 
Oberfläche, das initiale Anheften von Bakterien zu verhindern. Die Adhäsions-
eigenschaften einer Oberfläche können durch grenzflächenaktive Schichten 
eingestellt werden.  
Beispielsweise bewirkt eine Beschichtung von medizinischen Implantaten mit 
querverbundenem Albumin eine verminderte Adhärenz von Bakterien (An et al. 1996). 
Dabei werden jedoch körpereigene Zellen, wie etwa Osteoblasten gleichermaßen 
abgestoßen wie Bakterien.  
Die zweite Gruppe versucht durch perioperative Maßnahmen den Schutz des 
Implantats zu gewährleisten. Es wird also unmittelbar im zeitlichen Umfeld des 
chirurgischen Eingriffs das Implantat mit antibakteriellen Carrier-Systemen oder 
Schichten funktionalisiert. Buchholz und Engelbrecht publizierten erstmals Ergebnisse 
von einem mit Antibiotika beladenen Polymethylmethacrylat (PMMA) Knochenzement 
(Buchholz und Engelbrecht 1970).  
Die dritte Gruppe verwendet aktive Oberflächenfunktionalisierungen. Dabei wird eine 
normalerweise inerte Implantatoberfläche durch Integration von antibakteriellen 
Wirkstoffen wie Antibiotika, Antiseptika oder Schwermetallionen funktionalisiert. Ziel 
der aktiven Oberflächenfunktionalisierung ist entweder das Abtöten adhärenter 
Bakterien („contact killing“) oder die bakterielle Suppression durch Wirkstofffreisetzung 
(„drug eluting“) (Romano et al. 2015).  
In der vorliegenden Arbeit wurden unterschiedliche Varianten der aktiven 
Oberflächenfunktionalisierung untersucht. Im Folgenden wird die Wirkungsweise 
relevanter antibakteriellen Agenzien näher beschrieben.  
Eine antibakterielle Wirkung beruht im Allgemeinen auf der Beeinflussung von 




Substanzen, die direkt mit Bakterien wechselwirken und auch auf körpereigene Zellen 
eine toxische Wirkung entfalten können, sind Antiseptika bzw. Antibiotika.  
Antiseptika bewirken eine strukturelle Veränderung von Proteinen und damit die 
Inaktivierung ihrer spezifischen biologischen Funktion. Die antiseptische Wirkung von 
Metallionen wie z.B. Silber- oder Zinkionen ist seit mehr als 2000 Jahren bekannt 
(Lemire et al. 2013).  
Beispielsweise wurde Wasser in Silberkrügen transportiert und Wunden mit 
zinkhaltigen Salben behandelt (Ahrens et al. 2006, Hänle 2008). In den letzten 
Jahrzehnten gab es eine Vielzahl von Untersuchungen, bei denen Oberflächen mit 
Silberbestandteilen funktionalisiert wurden.  
Harrasser et al. beobachteten eine antibakterielle Potenz von mit silber-
funktionalisiertem Polyethylen (Harrasser et al. 2016) in der Wirkung auf S. aureus und 
S. epidermidis.  
Außerdem findet Silber seit Jahren eine klinische Anwendung in Biomaterialien wie 
Wundverbänden und Kathetersystemen (Castellano et al. 2007, Gilbert und Harden 
2008). Dabei beruht der antibakterielle Effekt von Silber auf verschiedenen 
Mechanismen.  
Jaiswal et al. und Feng et. al zeigten, dass Silberionen mit essentiellen thiol 
(sulfhydryl)- Gruppen der bakteriellen Enzyme interagieren können und zu deren 
Inaktivierung führen. Des Weiteren kommt es zu einer Inhibition der DNA-Replikation 
sowie zu einer Reduktion der ATP-Konzentration im bakteriellen Organismus (Feng et 
al. 2000, Jaiswal et al. 2010). Ebenso wird von einer strukturellen Schädigung der 
Zellmembran des Bakteriums durch Interaktion mit Phospholipiden berichtet (Dror-
Ehre et al. 2009). 
Auch Zink gewann als antibakterielles Agenz in medizinischen Produkten in den 
letzten 10 Jahren mehr und mehr an Bedeutung. Die antibakterielle Potenz gegenüber 
einem breiten pathogenen Keimspektrum, darunter auch S. aureus, wurde in 
verschiedenen Studien beschrieben (Sawai 2003, Grenho et al. 2015). 
Seil et al. untersuchten das Verhalten eines Polymerbiomaterials mit inkorporierten 
Zinkoxid Nanopartikeln. Nach einer Kultivierung für 24 bzw. 72 Stunden mit dem 
Testkeim S. aureus konnte eine verminderte Biofilmbildung auf den Probekörpern mit 
den ZnO-Nanopartikeln gegenüber reinem Polymer festgestellt werden (Seil und 




Es wird davon ausgegangen, dass auf zinkhaltigen Oberflächen reaktive 
Sauerstoffradikale (ROS) wie 1O2, HO. oder H2O2 entstehen. Diese Sauerstoffradikale 
können die bakterielle Zellmembran penetrieren und zu DNA-Schädigungen und zur 
Protein-Oxidation führen (Hu et al. 2012, Huo et al. 2013). 
Neben den beschriebenen antiinfektiösen Funktionalisierungen von Implantat-
oberflächen mit Hilfe von Metallionen können Oberflächen auch mit organischen, 
antibiotischen Substanzen armiert werden.  
Ein weit verbreiteter Vertreter dieser Substanzen ist das Aminoglykosid Gentamicin. 
Gentamicin wurde erstmals 1963 aus dem Bakterium Micromonospora pupurea 
isoliert. Es wirkt bakterizid auf gram-positive Staphylokokken, wie S. aureus und S. 
epidermidis, die Problemkeime der Implantat-assoziierten Frühinfektion (Schiefer et al. 
2008).  
Der antibakterielle Effekt basiert auf der Inhibition der Proteinbiosynthese durch 
Inaktivierung der 30s Untereinheit der Ribosomen. Außerdem kann Gentamicin 
Lipopolysaccharide der Zellwand schädigen und somit eine Zelllyse hervorrufen 
(Kittinger et al. 2011).  
Lucke et al. untersuchten in einem Tierversuch die antibakterielle Wirkung von Titan- 
Kirschner-Drähten, die mit Gentamicin aufgeladenen Poly (D, L-Laktid) Schichten 
funktionalisiert wurden. Dabei wurden die Markhöhlen der Tibia von Sprague Dawley 
Ratten mit S. aureus infiziert und anschließend implantiert. Es konnte festgestellt 
werden, dass im Vergleich zu nicht beschichteten Titan-Kirschner- Drähten 
antibakteriell funktionalisierte Oberflächen zu einem signifikant verminderten 
Bakterienwachstum führten (Lucke et al. 2003). Für die Beschichtung bzw. 
Funktionalisierung von Biomaterialien mit antibakteriell wirksamen Substanzen, 
insbesondere Silber, Zink und Gentamicin liegen wie oben beschrieben, inzwischen 
einige Studien vor. 
Antibakteriell wirksame Oberflächen weisen aber oft aufgrund der hohen 
Konzentration von Silber- bzw. Zinkionen eine erhöhte Zytotoxizität gegenüber den 
körpereigenen Zellen auf (Zhao et al. 2011). 
Gute antibakterielle Eigenschaften werden demzufolge oft mit schlechterer 
Biokompatibilität erkauft. Studien der letzten Jahre verfolgten deshalb das Ziel, 
Beschichtungen mit hoher antibakterieller Aktivität bei möglichst gleichzeitig guten 




Kaifu et al. untersuchten die osteogenetische Aktivität und die antibakteriellen Effekte 
einer Titanoberfläche, die mit zinkhaltigen Titan-Nanotubes funktionalisiert wurde (Huo 
et al. 2013).  
Mit Silber inkorporierte Nanotubes wurden hinsichtlich Osteoinduktivität und 
antibakterieller Aktivität von Lingzhou et al. untersucht (Zhao et al. 2011). Durch 
elektrochemische Anodisierung werden Nanotubes auf die Titan-Implantatoberfläche 
aufgebracht. Durch die Nanostruktur und Topografie der Oberfläche kann eine 
verbesserte Osseointegration durch erhöhte Osteoblastenaktivität erzeugt werden. 
Gleichzeitig dienen die Nanotubes als carrier für die antibakteriellen Agenzien Silber- 
bzw. Zink (Zhao et al. 2011, Huo et al. 2013).  
Außerdem sind Oberflächen-Funktionalisierungen von Titan mit Polyelectrolyt-
Schichten aus Hyaluron-Säure/Chitosan (HA/CH PEM) gekoppelt mit surface-
immobilized cell-adhesive arginine-glycerine-aspartic acid (RGD) Proteinen bekannt. 
RGD ist eine aus Adhäsin-Proteinen isolierte Aminosäuresequenz, die nachweislich 
die Osteoblasten- Differenzierungsaktivität steigert. Chitosan und Hyaluronsäure sind 
natürlich vorkommende Polysaccharide die das Bakterienwachstum inhibieren können 
(Chua et al. 2008). 
Neben den oben beschriebenen Technologien bietet die plasmachemische Oxidation 
(PCO) ebenfalls das Potential zur Verbesserung der Osseointegration von 
Titanimplantaten.  
Diefenbeck et al. konnten bereits im Tierversuch bestätigen, dass mittels PCO 
hergestellte bioaktive TiOB® Oberflächen im Vergleich mit herkömmlichen 
Titanlegierungen eine verbesserte Osseointegration aufweisen (Diefenbeck et al. 
2011). 
  
2.4 Verfahren zur Oberflächenbeschichtung von Titanimplantaten 
2.4.1 Plasmachemische Oxidation 
Titan verfügt unter atmosphärischen Bedingungen über eine dichte Oberflächen-
oxidschicht. Diese kann durch die Prozesse der plasmachemischen Oxidation in ihrer 
chemischen Zusammensetzung und Morphologie verändert werden. Bei der 
plasmachemischen Oxidation wird das Substrat (Titan) positiv geschaltet und über ein 




Das Verfahren beruht auf dem Phänomen der anodischen Oxidation (Wirtz et al. 1991). 
Die Triebkraft ist das angelegte Potential, welches den Durchtritt von Ionen durch die 
isolierende Oxidschicht bewirkt. Bei angelegtem Potential erfolgt bei der Titananode 
an der Grenzfläche Metall/Oxid die Oxidation von Titan (Gleichung 1).  
An der Grenzfläche Oxid/Elektrolyt konkurriert die Bildung von Sauerstoff-Ionen 
(Gleichung 2) mit einer Oxidationsreaktion unter Sauerstoffentwicklung (Gleichung 3). 
An der Kathode entsteht durch die Reduktion von Wasser gasförmiger Wasserstoff 
(Gleichung 4).  
In Abhängigkeit der Richtung der Feldlinien findet ein gegenläufiger Ladungstransport 
der gebildeten Titan- und Sauerstoffionen durch die Sperrschicht statt. Das führt zu 
einem Wachstum der Schicht durch die Bildung von Titanoxid an beiden Grenzflächen. 
(Gleichung 5).  
 
Tab. 1: Elektrochemische Reaktionen der plasmachemischen Oxidation 
 
Durch Funkenentladung an der Anode entstehen in Abhängigkeit vom 
Elektrolytsystem, dem Anodenmaterial (Titan) und der Stärke des elektrischen Feldes 
Konversionsschichten keramischen Charakters, die Elektrolytbestandteile beinhalten 
können (Wirtz et al. 1991).  
Dabei ist der Potentialunterschied zwischen Anode und Kathode der entscheidende 
Faktor für die Dicke der Schicht. In Abhängigkeit vom Beschichtungspotential kann die 
Schichtbildung in dem dabei verwendeten Elektrolyt in folgende Bereiche differenziert 
werden: Anodisation im Vorfunkenbereich (ca. <150 V), vereinzelte Funken-
entladungen (ca. 200 V) und Plasma induzierter Schichtaufbau (ca. >220 V) 
(Käßbohrer 2002, Butte 2002).  
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Eine bioaktive Titanoxidschicht (TiOB®) wird bei einer Spannung von 280 V hergestellt. 
In den durch plasmachemische Oxidation entstandenen Poren sind Bestandteile des 
Elektrolyts eingelagert. Für die Erzeugung von bioaktiven TiOB® Oberflächen wird ein 
calcium- und phosphathaltiges Elektrolyt verwendet.  
Das Rauheitsprofil der entstandenen Konversionsschichten mit eingelagertem 
Calcium und Phosphat aus dem Elektrolyt sind entscheidende Voraussetzungen für 
eine verbesserte Osseointegration (Schrader et al. 2011).  
Zum einen sind für das Einwachsen von Knochen in die Oberflächenstruktur des 
Implantats Porengrößen < 100 µm erforderlich, zum anderen imitiert der Einbau von 
Calcium und Phosphat in stöchiometrischem Verhältnis die chemische 
Zusammensetzung des Knochens und beschleunigt so die Osseointegration (Li et al. 
2004).   
 
2.4.2 APCVD Verfahren 
Das Verfahren des APCVD (Atmospheric Plasma Assisted Chemical Vapour 
Deposition) beschreibt eine Abscheidung von metallischen- oder nichtmetallischen 
Hartstoffschichten auf einer erhitzten Substratoberfläche durch chemische Reaktion in 
der Gasphase bei Temperaturen von 500-700 °C unter dem Atmosphärendruck von  
4-6 Bar. Bei diesem plasmagestützten Verfahren kann die aufzubringende 
Schichtsubstanz sowohl direkt verdampft bzw. zerstäubt als auch durch reaktives 
Verdampfen abgeschieden werden (Abb. 2).  
Dabei reagiert zunächst eine Vorstufe des abzuscheidenden Stoffes in der 
umgebenden Gasatmosphäre in einem Niedrigdruck-Kalt-Plasma mit Sauerstoff zum 
eigentlichen Beschichtungswerkstoff und wird anschließend am Substrat kondensiert 
(Beier et al. 2013, Wiegand et al. 2014, Beier et al. 2015).  
 
2.4.3 Dip Coating 
Mit dem Dip-Coating-Verfahren können dünne Schichten komplexer Substrate durch 
Tauchen in eine kolloide Suspension erzeugt werden. Auf dem Probekörper scheidet 
sich dabei zunächst ein dünner Film ab, dessen flüchtige Bestandteile verdampfen.  
Mit einer thermischen Nachbehandlung können aus dem gebildeten Gelfilm restliche 




Beschichtungsprozess muss neben einer konstanten Tauchgeschwindigkeit auch auf 
eine homogene Konzentration der Tauchlösung geachtet werden.  
Die entstehenden Schichtdicken auf dem Probekörper sind dabei abhängig von der 





3 Ziele der Arbeit 
 
Titanimplantate, die zum einen verbesserte osteoinduktive Eigenschaften besitzen 
und zum anderen eine antibakterielle Aktivität aufweisen, könnten dazu beitragen, die 
Implantat-assoziierte Infektionsrate zu senken und die Fixation im Knochen zu 
verbessern. 
Wie die aktuelle Literatur zeigt, gibt es viele Ansätze zur Optimierung der 
Oberflächenbeschaffenheit von Titanimplantaten hinsichtlich Verbesserung der 
Biokompatibilität und der antiinfektiösen Eigenschaften.  
Im Rahmen der vorliegenden Arbeit sollte geklärt werden, ob bioaktive TiOB® 
Oberflächen mit den antiinfektiösen Agenzien Gentamicin, Silber oder Zink 
funktionalisiert werden können und ein antibakterieller Effekt bei gleichzeitig guter 
Biokompatibilität nachweisbar ist.  
Folgende Zielstellungen wurden verfolgt:  
 
(1) Herstellung einer antibakteriell funktionalisierten TiOB® Oberfläche durch 
unterschiedliche Verfahren  
(2) Entwicklung einer Methode zur Bestimmung der antibakteriellen Effektivität 
funktionalisierter TiOB® Oberflächen 
(3) Ermittlung der Freisetzungskinetik der antibakteriellen Substanzen aus den 
Testoberflächen in Abhängigkeit von unterschiedlichen Expositionszeiten im 
Testmedium  
(4) Beurteilung der Proliferationsfähigkeit exponierter Bakterien, als Maß der 
antibakteriellen Effektivität, auf den funktionalisierten Testoberflächen 







Die Herstellung der Grundformen der verwendeten Probekörper aus der 
Titanlegierung Ti6AI4V (DIN ISO 5832-3) erfolgte durch die Firma Königsee Implantate 
GmbH, Aschau, Deutschland. Für die Untersuchungen standen zwei Probekörper-
Geometrien zur Verfügung.  
Die mikrobiologischen Tests erfolgten an zylindrischen Stiften (aktive Fläche: 12 mm 
lang, 1,5 mm Durchmesser, Stückzahl: 56, 8 pro Oberflächenvariante) und der 
Zytotoxizitätstest an scheibenförmigen Probekörper (2 mm Dicke, 15 mm 
Durchmesser, Stückzahl: 6 pro Oberflächenvariante) (Abb. 1a, b).  
Die Probekörper wurden von der Rösler Oberflächentechnik GmbH mit Korundperlen 
vorgestrahlt und anschließend mit 120 µm großen Keramik Partikeln geschliffen. 
Die Grundbeschichtungen der Titan-Probekörper mit der patentierten 
TiOB® Oberfläche übernahm die Firma INNOVENT Technologie-Entwicklung e.V. 
Jena, Deutschland mittels plasmachemischer Oxidation (PCO) (Abb. 1c). 
Wie bereits von anderen Arbeitsgruppen beschrieben (Diefenbeck et al. 2011, 
Schrader et al. 2012), beruht das Verfahren der PCO auf der anodischen Oxidation. 
Dabei wird in Abhängigkeit vom Elektrolytsystem, dem Anodenmaterial und den 
Strom- und Spannungsverläufen die natürliche Oxidationsschicht des Titans in 
Zusammensetzung und Morphologie verändert.  
Die Untersuchungen der Probekörper erfolgten mit Hilfe eines Rasterelektronen-
mikroskops (ZEISS Supra 55 VP, Carl-Zeiss GmbH, Jena, Deutschland). Nach Gold-
Sputtering wurde die Beschleunigungsspannung auf 5 kV erhöht und ein SE2- 










Abb. 1: a) TiOB® Probekörper Stiftformat Ø = 1,5 mm, Länge = 12 mm, 96-Loch Probenhalter          
b) TiOB® Probekörper rund Ø = 15 mm, Dicke 2 mm c) REM Aufnahme der bioaktiven TiOB® 
Schicht (280 V) (Zeiss Supra 55 VP, Carl-Zeiss GmbH, Jena, Deutschland) 
 
4.2 Funktionalisierung der TiOB® Oberflächen mit antibakteriellen 
Wirkstoffen 
4.2.1 Oberflächenfunktionalisierung mit Tannin/Gentamicin 
Die Funktionalisierung der TiOB® Oberflächen erfolgte ebenfalls durch die Institution 
INNOVENT Technologieentwicklung e.V., Jena, Deutschland.  
Als Trägermaterial für den Wirkstoff Gentamicin wurde das hydrolysierbare 
Polyhydroxyphenol Tannin in pharmazeutischer Reinheit (Ph. Eur.) verwendet. Durch 
die Neutralisation des sauren Gentamicin-2H2SO4 mittels NaOH werden 
Wasserstoffbrückenbindungen zwischen Gentamicin und Tannin ermöglicht, die dazu 
führen, dass ein Tannin/Gentamicin-Komplex ausfällt. 500 mg dieses 
Tannin/Gentamicin-Komplexes wurden in Ameisensäure (Ph. Eur.) gelöst und 
anschließend in einem Dip Coating Verfahren auf die TiOB® Probekörper aufgebracht, 
so dass bezogen auf den Wirkstoff, 5 mg pro Probekörper abgeschieden werden.  
Die Probekörper wurden zur Verflüchtigung des Lösungsmittels getrocknet. Es bildete 
sich dabei eine bräunlich-kristalline Tannin/Gentamicin-Schicht auf den 
Probekörperoberflächen aus. 
 
4.2.2 Oberflächenfunktionalisierung mit SiOx Ag 
Die Funktionalisierung der TiOB® Probekörper mit Silbernanopartikeln, eingebettet in 
einer Siliziummatrix, erfolgte mit Hilfe eines von Beier et al. beschriebenen Verfahrens 




metallischen- oder nichtmetallischen Hartstoffschichten auf einer erhitzten 
Substratoberfläche durch chemische Reaktionen in der Gasphase bei Temperaturen 
von 500-700 °C unter einem Atmosphärendruck von 4-6 Bar.  
Der experimentelle Grundaufbau des Abscheidungssystems ist in Abb. 2 dargestellt. 
Ein BLASTER MEF System (TIGRES, Rellingen, Deutschland) dient dem 
Beschichtungssystem durch Erzeugung eines Plasmas für die Energiezufuhr. Über 
Sprühvorrichtungen werden Prozessgas (wasserfreie Luft) und verdampftes 
Hexamethyldisiloxan (HMDSO) in ein zwischen zwei Elektroden gezündetes niedrig 
Druck Kalt-Plasma eingebracht.  
Die Gasmoleküle werden im Plasma ionisiert und in angeregte Zustände überführt. 
Dabei entsteht durch Kollision von HDMSO Molekülen mit Prozessgasmolekülen und 
der Reaktion mit im Prozessgas enthaltenem Sauerstoff Siliziumoxid (SiOx), welches 
sich auf der Substratoberfläche (TiOB®) abscheidet.  
Über eine weitere Sprühvorrichtung wird eine 5 %ige Silbernitratlösung (Reinheitsgrad: 
99,8 %, Merck, Darmstadt, Deutschland) in das Plasma eingebracht. Dabei werden 
Silbernanopartikel generiert und in die wachsende SiOx-Schicht einlagert. Bei diesem 
Verfahren können abhängig von der Anzahl der Abscheidungsdurchläufe (25 nm pro 

















4.2.3 Oberflächenfunktionalisierung mit Zink 
Die Herstellung der mit Zinkionen funktionalisierten Probekörper erfolgte in zwei 
aufeinanderfolgenden plasmachemischen Oxidationsprozessen. 
Nach einer TiOB® Vorbeschichtung im Calciumphosphatelektrolyt bis zu einer 
Beschichtungsendspannung von 200 V wurden die Probekörper dem ersten 
Elektrolytbad entnommen, mit entionisiertem Wasser gespült und unter Druckluft 
getrocknet. Die Sekundärbeschichtung zur Einlagerung von Zinkionen erfolgte in 
einem zinkhaltigen Folgeelektrolyt. Dieser Elektrolyt enthält 0,14 mmol/l 
Ammoniumhydrogenphosphat, 13,4 mmol Ammoniaklösung (25%) und mit Hilfe von 
Komplexbildnern stabilisierte Zink-Ionen (Zn(CH3CO2)2) in einer Konzentration von 0,5 
mmol/l.  
Bei einer Endspannung von bis zu 350 V werden Zink-Ionen während der zweiten PCO 
in die Oberfläche eingelagert.  
 
4.3 Röntgen-Photoelektronenspektroskopie (XPS) 
Mit Hilfe der oberflächensensitiven XPS konnte nachgewiesen werden, ob Zink- oder 
Silberbestandteile durch den Herstellungsprozess in die Oberfläche eingebracht 
wurden. Die Detektionstiefe einer XPS Messung betrug ca. 10 nm.  
Durch lokales Sputtern der Oberfläche mit einem Ionenstrahl und sukzessiver 
Messung konnte eine Tiefenprofilanalyse durchgeführt werden. Das verwendete 
Spektrometer war ein Theta Probe (Thermo VG Scientific) mit monochromatischer Al 
Kα Strahlung (1486.6 eV).  
Die Messungen erfolgten bei 10-9-10-8 mbar. Die Anregung (100 W) traten bei einer 
Spannung von 15 kV und einem Emissionsstrom von 6,7 mA in einer Rasterfläche von 
400 μm im Durchmesser in Kraft. Das Spektrometer ist mit einer Ionenkanone 
ausgestattet. Das Sputtern wurde mit Argon bei ca. 1,5 x 10-7 mbar durchgeführt.  
Die entstandenen Ionen wurden dann in einer Driftstrecke auf 3 keV bei einem 
Ionenstrom von ca. 1 µA beschleunigt. Der Fokus des Ionenstrahls betrug 4 µm² und 
führte bei einer Sputterausbeute von 1,39 zu einem Ti-Abtrag von ca. 0,1 nm/s. Beim 
Sputtern von isolierenden Probekörpern wurde zusätzlich eine Elektronenkanone 
verwendet, um die elektrostatische Aufladung während des Sputterns und des 




Dazu wurden Elektronen mit 6 eV0 und 15 µA auf die Probekörper beschleunigt. Die 
Kalibrierung der Energieachse vor der Auswertung eines Spektrums erfolgte anhand 
des O1s Peaks (EB(O  1s) = 531,0 eV). Die quantitative Analyse wurde anhand der 
Peakflächen vorgenommen. 
 
4.4 Experimentelle Gruppen 
Für die anschließenden in-vitro Tests erfolgte die Einteilung der Probekörper in vier 
experimentelle Gruppen (Tab. 2). Alle Probekörper wurden vor ihrer Verwendung 
durch Autoklavierung (35 min bei 134-138 °C und 2.16 * 105 Pa) sterilisiert. 
 
Tab. 2: Experimentelle Testgruppen mit entsprechender Oberflächenfunktionalisierung und 
Kontrollgruppe ohne Funktionalisierung 
 
4.5 Mikrobiologische Tests 
Als mikrobiologische Testspezies wurde S. aureus subs. Rosenbach (ATCC 49230) 
verwendet. Das Bakterium wurde auf TS-Agar (Tryptose-Soja-Agar, Fa. Oxoid, 
Germany) bei 37 °C aerob kultiviert. Für die Testansätze konnten jeweils frisch zwei 
bis drei Kolonien entnommen und anschließend in TS-Broth (Tryptose-Soja-Broth, Fa. 
Oxoid) überführt und für ca. 4 h bei 37 °C kultiviert werden. 
Bei allen Untersuchungen kamen Bakteriensuspensionen aus einer exponentiellen 
Wachstumsphase zum Einsatz. 
Testgruppen/Kontrollgruppe Oberflächenfunktionalisierung 
TiOB® Tannin/Gentamicin Ti6Al4V, PCO (280 V) 
TiOB® Vorbeschichtung, Dip Coating 
TiOB® SiOx Ag Ti6Al4V, PCO (280 V) 
TiOB® Vorbeschichtung, APCVD 
TiOB® Zn Ti6Al4V, 1. PCO (200 V) TiOB® 
Vorbeschichtung, 2. PCO (350 V) Sekundär-
beschichtung im Zinkelektrolyt 





4.5.1 Agardiffusionstest/ Freisetzungskinetik 
Mittels Agardiffusionstest sollte die Freisetzungskinetik der antibakteriellen Agenzien 
aus den Testoberflächen untersucht werden. Für diesen Test standen pro 
Oberflächenfunktionalisierung und Zeitpunkt 8 zylindrische Probekörper zur 
Verfügung, die in speziellen Probenhaltern im Mikrotiterplattenformat platziert werden 
konnten (Abb. 1a).  
Die Probekörper wurden zunächst über verschiedene Zeiträume (2, 4, 6, 12, 24, 48 h) 
bei 37 °C in sterilen 96-Lochplatten gelagert und mit jeweils 300 µl PBS als 
Eluationsmedium überschichtet.  
Nach den jeweiligen Expositionszeiten konnten die entstandenen Eluate vollständig 
gewonnen und bis zur weiteren Verwendung bei -20 °C aufbewahrt werden. 
Für den Agardiffusionstest wurde ein TS-Agar mit einer proliferierenden S. aureus 
Kultur supplementiert und in Petrischalen vergossen. Die gewonnenen Eluate konnten 
zu je 100 µl pro Probekörper in ausgestanzte Löcher (Ø= 9 mm) auf diesen Agar 
überführt werden. Nach einer Inkubationszeit von 24 h bei 37 °C erfolgte die Analyse 
entsprechenden Inhibitionszonen.  
 
4.5.2 Proliferationstest  
Ein geeignetes Verfahren zum Testen antibiotischer und antimikrobiell wirksamer 
Oberflächen stellt der Proliferationstest dar. Um die Langzeitstabilität und die 
biologische Alterung der Implantatbeschichtung bei vorangegangener Exposition in 
flüssigem Testmedium zu untersuchen, wurde neben einem statischen, ein 
dynamischer Versuchsdurchlauf nach Bechert et al. generiert (Bechert et al. 2000). 
Für diese Untersuchung wurden die bereits in den vorangegangenen Freisetzungstest 
in PBS exponierten Probekörper (2, 4, 6, 12, 24, 48 h) verwendet.  
Um die initiale antibiotische Wirkung der funktionalisierten Oberflächen zu verifizieren, 
wurden 8 nicht exponierte Probekörper verwendet.  
Alle Probekörper konnten mittels des speziell angefertigten Probenhalters (Abb. 1a) 
auf einer 96-Loch Mikrotiterplatte positioniert werden. Für eine Stunde erfolgte die 
Inkubation der Probekörper mit jeweils 300 µl/well einer proliferierenden S. aureus 
Kultur (OD546 0,5, 37 °C) unter leichtem Schütteln (Abb. 3a).  
Im Anschluss wurde durch zweimaliges Waschen in PBS (Abb. 3b) die lose an den 




300 µl/well Nährstoff reduziertes Medium (PBS, 1 % sterile TS-Broth, 0.25 % Glucose, 
0.2 % (NH4)2SO4)) für weitere 18 Stunden überführt (Abb. 3c).  
Während dieser Inkubationszeit konnten sich nur vitale adhärente Bakterien teilen und 
Tochterzellen in das Medium freisetzen. Diese Tochterzellen waren den 
unterschiedlichen Wirkstoffkonzentrationen der Probekörper ausgesetzt.  
Nach der Inkubationszeit wurden die Testmaterialien entfernt und das Medium wurde 
im Verhältnis 1:3 mit Nährmedium (TS-Broth) versetzt und für weitere 24 h bei 37 °C 
inkubiert (Abb. 3c). Die Proliferationsfähigkeit der exponierten Bakterien konnte nun in 
dieser Phase durch Messung der optischen Dichte (OD546) in einem festgelegten 
Zeitraster (0, 1, 2, 3, 4, 5, 6, 7, 8, 10, 24 h) analysiert werden.  
 
    
a) b) c)  d) 
 
Abb. 3: Schematische Darstellung des Proliferationstests 
a)  Inkubation der in PBS exponierten Probekörper für 1 h bei 37 °C in S. aureus Suspension 
b)  Zweimaliges Waschen der Probekörper in PBS 
c) Inkubation der gewaschenen Probekörper in reduziertem Medium für 18 h bei 37 °C, 
Freisetzung von Tochterzellen  
d) Entfernung der Probekörper; Inkubation im Vollmedium für 24 h bei 37°C; anschließend 
Messung der optischen Dichte im festgelegten Zeitraster (0, 1, 2, 3, 4, 5, 6, 7, 8,10, 24 h) 
 
4.5.3 Zytotoxizitätstest 
Zellkultur: Für den Zytotoxizitätstest wurde die Maus-Osteoblasten Zellline MC3T3-E1 
(DSMZ ACC 210) in α-MEM (Minimal Essential Medium), mit 10 % FBS (fötales 
bovines Serum) und 1 % PenStrep (Penicillin-Streptomycin) (GIBCO; Karlsruhe, 




Mittels live/dead assay mit FDA (5 mg/ml Fluorescine Diacetate, Serva-
Electrophoresis, Deutschland) und EtBr (1 mg/ml Ethidium Bromide, SIGMA Aldrich, 
Deutschland) wurde die Zytotoxizität der funktionalisierten TiOB® Oberflächen 
gegenüber MC3T3 Zellen untersucht. 
Die Applikation der scheibenförmigen Probekörper erfolgte in 12-Lochplatten und 
konnte anschließend bei einer Zelldichte von 4.500 Zellen/cm² in 2 ml α-MEM (37 °C, 
5 % CO2) für 2 bzw. 4 Tage inkubiert werden.  
Nach der Inkubationszeit wurden die Probekörper zweimal mit jeweils 2 ml PBS 
gewaschen und mit einer frisch angesetzten Färbelösung (12 µl FDA / 16 µl EtBr in 
2 ml PBS) überschichtet. In der mikroskopischen Auswertung der Probekörper (Nikon, 
Labophot, Japan, 10 x phase-contrast objektive, λex = 455-495 nm) konnte aufgrund 
der Fluoreszenz zwischen vitalen (FDA-grün) und avitalen (EtBr-rot) Zellen 
differenziert werden. Pro Probekörper wurden jeweils 9 Gesichtsfelder hinsichtlich 
vitaler/avitaler Zellen ausgewertet. Je Oberflächenvariante dienten drei 
Wiederholungen der Datenerhebung. 
 
4.6 Statistik 
Die Auswertung der Daten erfolgte mit dem Statistikprogramm SPSS 19.0 für 
Windows. Die Signifikanz im Proliferationsassay wurde mit Hilfe des one-way ANOVA 
getestet und die Bonferoni-Korrektur diente der Neutralisierung der Alphafehler-
Kumulierung bei multiplen Paarvergleichen. Die Unterschiede der gemessenen Daten 
sind signifikant bei einem Signifikanzniveau von p < 0.05. 
Die Ergebnisse des Zytotoxizitätstests konnten mit Hilfe von boxplots grafisch 









Auf den Probekörpern, die mit Hilfe des Dip-Coating-Verfahrens mit dem 
Tannin/Gentamicin Komplex funktionalisiert wurden, bildete sich eine bräunlich- 
kristalline Tannin/Gentamicin Schicht aus. Diese enthielt den antibiotischen Wirkstoff 
mit etwa 5 mg pro Probekörper.  
Die Herstellung der TiOB® SiOx Ag Probekörper erfolgte mit Hilfe des APCVD 
Verfahrens. Dabei wurden Schichtdicken von ca. 100 nm SiOx Ag generiert. Die XPS 
Messergebnisse ergaben einen Gehalt von ca. 5 At.-% Silber, welches in der 
Siliziumoxidmatrix inkorporiert ist (Abb. 4a). 
Die Herstellung der TiOB® Zn Probekörper erfolgte in zwei aufeinanderfolgenden 
plasmachemischen Oxidationsschritten. Dabei wurde eine 13 µm dicke TiOB® 
Schichtmatrix erzeugt, die vor allem in den oberen Atomlagen Zinkagglomeration in 
den Plasmakanälen aufwies (Abb. 5).  
Die XPS Messungen ergaben einen Anteil von ca. 20 At.-% Zink bis zu einer 
Schichttiefe von einem Nanometer. In 160 nm Schichttiefe wurde noch ein Anteil von 
ca. 7 At.-% Zink beobachtet (Abb. 4b). 






Abb. 5: REM Aufnahme einer TiOB® Zn Oberfläche, in den 1 µm bis 2 µm großen homogen 
verteilten Plasmakanälen sind feine Zink-Agglomerationen (Pfeilmarkierungen) zu erkennen  
 
5.2 Mikrobiologische Tests 
Die Wirkstofffreisetzung der untersuchten Oberflächen wurde im Agardiffusionstest 
analysiert. Es konnte gezeigt werden, dass nur die Eluate der TiOB® Tannin/ 
Gentamicin Oberflächen Inhibitionszonen bildeten (Abb. 6). Diese funktionalisierten 
Oberflächen waren in der Lage, über den gesamten Beobachtungszeitraum (bis 48 h) 
eine bakterieninhibierende Wirkstoffkonzentration freizusetzen. Dabei waren zu 
Beginn der Beobachtungszeit die größten Inhibitionszonen nachweisbar.  
Im Gegensatz dazu, konnten für die Eluate der Silber- und Zink-Beschichtungen bzw. 






Abb. 6: Inhibitionszonen im Agardiffusionstest der funktionalisierten TiOB® Oberflächen mit 
Eluaten aus zeitabhängiger Exposition der Probekörper in PBS 
 
Im Proliferationstest wurde der Einfluss der funktionalisierten Oberflächen auf das 
bakterielle Wachstum der Testspezies S. aureus untersucht. Als bakterielles 
Wachstum bezeichnet man die Vermehrung der Bakterien durch Zellteilung.  
In einer statischen Bakterienkultur kann das Bakterienwachstum in vier Phasen 
eingeteilt werden: Latenzphase (lag), exponentielle Phase (log), stationäre Phase und 
Absterbephase (Abb. 7). In der Latenzphase passt sich der Stoffwechsel der Bakterien 
an die Bedingungen des umgebenden Nährmediums an. Anschließend geht die 
Bakterienkultur in ein exponentielles Wachstum über.  
Nach Erreichen der Kapazitätsgrenze des zur Verfügung stehenden Raumes und der 
Nährstoffe stagniert das Bakterienwachstum und ein dynamisches Gleichgewicht 
zwischen absterbenden und neu hinzukommenden Zellen stellt sich ein. Wird der 
Toleranzwert der Populationsdichte überschritten und die im Nährmedium zur 
Verfügung stehenden Nährstoffe sind aufgebraucht, setzt das Absterben der Bakterien 




Abb. 7: Ideale Wachstumskurve einer statischen Bakterienkultur (Komorniczak 2009) 
 
In der vorliegenden Studie konnte dieser typische Verlauf der Wachstumskurve einer 
statischen Bakterienkultur im Proliferationstest bei den TiOB® Kontrollgruppen 
beobachtet werden.  
Die Beurteilung des antibakteriellen Effekts der untersuchten funktionalisierten 
Oberflächen wurde anhand der Wachstumskurven durch eine verlängerte 
Latenzphase bewertet. Das verzögerte Bakterienwachstum resultierte auch in einer 
geringeren Bakteriendichte nach dem Beobachtungszeitraum von 24 Stunden.  
In der vorliegenden Studie wurde gezeigt, dass die Probekörper aller untersuchten 
funktionalisierten Oberflächen zu einer Vitalitätseinschränkung von S. aureus führten 







Abb. 8: Bakterielle Wachstumskurven von S. aureus nach Exposition gegenüber TiOB® 
Tannin/Gentamicin, TiOB® SiOx Ag, TiOB® Zn ohne vorangegangene Präinkubation in PBS 
 
Es konnte für alle funktionalisierten Oberflächen eine große initiale antibiotische 
Wirkung auf die Testspezies beobachtet werden. Die Proliferationskurven zeigten für 
diese Oberflächen eine signifikant verlängerte Latenzphase (TiOB® 
Tannin/Gentamicin: 5 h, TiOB® SiOx Ag: 8 h, TiOB® Zn: 10 h) gegenüber der TiOB® 
Kontrolle (p < 0.05) (Abb. 8).  
Die unbehandelten TiOB® Kontrolloberflächen wiesen dagegen eine kurze 
Latenzphase mit einer anschließend schnell ansteigenden exponentiellen 
Wachstumsphase auf. Für die TiOB® Tannin/Gentamicin und für die TiOB® Zn 
Oberflächen konnte auch nach maximaler Freisetzungszeit (48 h Lagerung in PBS) 
gegenüber der TiOB® Kontrolle noch ein signifikanter wachstumsinhibierender Effekt 
auf die Testspezies ermittelt werden (p < 0.05) (Abb. 9a, c). 
Die Probekörper der TiOB® SiOx Ag Oberflächen wiesen nur nach kurzen 
Expositionszeiten 0 und 4 h ein signifikant vermindertes Bakterienwachstum im 
Vergleich zu den TiOB® Kontrolloberflächen auf (Abb. 9b).  
Die antibakterielle Aktivität aller untersuchten Oberflächen zeigte deutlich eine 




Die im Proliferationstest nach 24 h gemessenen Bakteriendichten sprechen für eine 
verminderte antibakterielle Aktivität nach vorangegangener Exposition der 
Probekörper in PBS (Ausnahme TiOB® SiOx Ag 48 h, 12 h, 6 h). Demzufolge 



























Abb. 9: Proliferation von S. aureus nach Exposition mit den funktionalisierten TiOB® 
Oberflächen nach induzierter Wirkstofffreisetzung durch vorangegangene Lagerung in PBS;  
a) signifikante Reduktion des S. aureus Wachstums durch TiOB® Tannin/Gentamicin-   
Funktionalisierung (0 – 48 h) gegenüber der TiOB® Kontrollgruppe *(p < 0.05) 
b) signifikante Reduktion des S. aureus Wachstums durch TiOB® SiOx Ag (0, 2, 4 h)      
gegenüber der TiOB® Kontrollgruppe *(p < 0.05) 
c) signifikante Reduktion des S. aureus Wachstums durch TiOB® Zn (0 – 48 h) gegenüber 








Die untersuchten Oberflächen der Probekörper konnten durchgängig mit MC3T3 
Zellen besiedelt werden. Allerdings wurden unterschiedliche Zelldichten auf den 
einzelnen Oberflächen beobachtet.  
Nach zwei Tagen Inkubationszeit wies die TiOB® Kontrollgruppe die größte Zahl vitaler 
Zellen auf (Abb. 10a, 11). Der Anteil avitaler Zellen auf den Probekörpern der Kontroll-
gruppe lag bei ca. 10% der Gesamtzellzahl und ist damit im Normalbereich. 
Bei den funktionalisierten TiOB® Oberflächen war nach zwei Inkubationstagen auf den 
TiOB® SiOx Ag Probekörpern die größte Zahl an vitalen Zellen bei annähernd gleichem 
Anteil avitaler Zellen zu beobachten (Abb. 10a). Die vitalen Zellen auf diesen 
Oberflächen hatten eine typische flach ausgestreckte Form (Abb. 11).  
Auf den Probekörpern mit TiOB® Tannin/Gentamicin und TiOB® Zn Funktionalisierung 
konnte nach zwei Inkubationstagen eine geringere Zelldichte als auf den anderen 
Oberflächen ermittelt werden (Abb. 10a). Die grün fluoreszierenden Zellen fielen zu 
diesem Zeitpunkt häufig durch eine runde, kugelige Form auf (Abb. 11). 
Nach vier Tagen Inkubationszeit wies die Kontrollgruppe erwartungsgemäß einen 
dichten Zellrasen vitaler MC3T3 Zellen im Vergleich zu den antibakteriell 
funktionalisierten Testoberflächen auf. Allerdings konnte auch für alle 
funktionalisierten Oberflächen eine Zunahme an vitalen Zellen festgestellt werden 
(Abb. 10b, 11).  
Für die TiOB® Tannin/Gentamicin Probekörper war ein Anstieg des Anteils vitaler 
Zellen zu beobachten, die aber immer noch im Vergleich zur Kontrollgruppe eine 
runde, kugelige Form aufwiesen. (Abb. 10b, 11).  
Die TiOB® Zn und TiOB® SiOx Ag Probekörper zeigten insgesamt eine signifikante 
Zunahme an vitalen Zellen (p < 0.05) bei annähernd gleichbleibendem Anteil an 
avitalen Zellen (Abb. 10b). Die Zellmorphologie zeigte auf diesen Oberflächen zu 
diesem Zeitpunkt typische, flach ausgestreckte Zellgeometrien wie auf den 


































Abb. 10: Vitalitätstest (live/dead-assay; FDA/Ethidiumbromid) MC3T3-Zellen; 
a) nach 2 Tagen Inkubation                                                                                                       
b) nach 4 Tagen Inkubation mit Mediumwechsel nach 2 Tagen 
nicht auswertbar 





Abb. 11: Exemplarische Aufnahmen von MC3T3 Zellen nach 2 bzw. 4 Tagen Inkubation auf 
verschiedenen Probekörpern mit antibakteriell wirksamen Beschichtungen; Vitalfärbung mit 
FDA (grün –vital) und Ethidiumbromid (rot – avital) 
 2 Tage Zellkultur 4 Tage Zellkultur 
  TiOB® 
  Tannin/ 

















Implantat-assoziierte Infektionen mit Beteiligung von S. aureus sind gefürchtete 
Komplikationen in der orthopädischen Chirurgie und können beispielsweise im 
Operationsgebiet eine Osteomyelitis auslösen.  
Dabei spielt besonders die Ausbildung eines pathogenen Biofilms auf der Implantat-
oberfläche in vivo eine entscheidende Rolle. Wie verschiedene Studien bisher zeigen 
konnten, könnte die Kolonisation der Implantatoberfläche durch eine antimikrobiell 
wirksame Funktionalisierung unterbunden werden (Gollwitzer et al. 2003, Harrasser et 
al. 2015, Harrasser et al. 2016).  
In der vorliegenden Studie wurden TiOB® Oberflächen mit einem antibakteriell 
wirksamen Gehalt des Antibiotikums Gentamicin bzw. Silber- oder Zink funktionalisiert. 
Es konnte gezeigt werden, dass sich für jede dieser untersuchten Oberflächen eine 
antibakterielle Wirksamkeit auf S. aureus nachweisen lässt.  
Besonders für TiOB® Tannin/Gentamicin und TiOB® Zn konnte ein wachstums-
inhibierender Effekt auf die Vermehrungsfähigkeit von S. aureus beobachtet werden. 
Die insgesamt abnehmende antibakterielle Wirksamkeit über den Testzeitraum wirkte 
sich positiv auf die Zytokompatibilität von MC3T3 Zellen aus. 
Neben der routinemäßig systemischen perioperativen Antibiotikaprophylaxe führt auch 
die lokale Applikation von Antibiotika bereits zu klinisch verminderten post-operativen 
Infektionsraten (Trippel 1986, Bengtson et al. 1989, Blackburn und Alarcon 1991, 
Lucke et al. 2005, Lawing et al. 2015).  
Entscheidende Vorteile der lokalen antibiotischen Prophylaxe sind die Zugänglichkeit 
hoher Dosen des antibiotischen Wirkstoffes auch in die avaskulären Bereiche und die 
Minimierung von Nebenwirkungen, die bei der systemischen Gabe von Antibiotika 
auftreten können (Lucke et al. 2005, Cui et al. 2013). So haben sich in den letzten 
Jahren verschiedene Techniken der lokalen Antibiotika-Applikation in der Klinik 
durchsetzen können.  
Dabei sind u.a. Gentamicin-versetzte Knochenzemente und mit Antibiotika 
imprägnierte Kollagenschwämme in der Endoprothetik als lokale Antibiotika-Carrier 
bewährt, diese sind jedoch auf bestimmte Operationen limitiert. (Hettfleisch und 




Die lokale antibiotische Prophylaxe bei der zementfreien Implantation erfordert 
entweder die lokale Applikation mittels Injektion oder wie in der vorliegenden Studie 
durchgeführt wurde, die Funktionalisierung der Implantatoberfläche mit anti-
bakteriellen Substanzen (Lawing et al. 2015).  
Bis heute besteht jedoch in der Methodik der Applikation eines antibiotischen 
Wirkstoffes, an der Grenzfläche Implantat/Gewebe als limitierender Faktor der 
effizienten lokalen antibiotischen Prophylaxe, das entscheidende Problem.  
Ein Ziel der vorliegenden Studie war es, eine neuartige Gentamicin-beladene 
Oberfläche zu entwickeln, die eine möglichst effiziente lokale antibiotische Prophylaxe 
ermöglichen kann.  
Auch andere Arbeitsgruppen versuchten, durch verschiedene Kopplungsverfahren 
Gentamicin-beladene Oberflächen zu generieren. Hierbei sind vor allem die 
Funktionalisierung mittels Gentamicin-beladener Nanotubes oder PDLL + Gentamicin 
beschichtete Oberflächen bisher am besten untersucht (Lucke et al. 2003, Lin et al. 
2014). 
Im Vergleich zu den oben genannten Studien war die Herstellung der Oberfläche in 
der vorliegenden Studie relativ einfach zu handhaben, schnell realisierbar und 
kostengünstig. Mit Hilfe eines einfachen Tauchverfahrens (Dip Coating) wurde ein 
Tannin/Gentamicin Komplex auf TiOB® Oberflächen aufgebracht.  
Tannine sind pflanzliche Gerbstoffe, die in zwei Gruppen unterteilt werden können: 
kondensierbare Tannine oder hydrolisierbare Tannine.  
In der vorliegenden Studie wurde das hydrolisierbare Tannin als Immobilisat genutzt, 
um Gentamicin in einem Komplex zu binden und auf der Implantatoberfläche 
aufbringen zu können. Dabei ist erwähnenswert, dass im Unterschied zu oben 
genannten Studien, dass Immobilisat (Tannin) selbst Anti-Biofilm-Aktivitäten in vitro 
aufzeigt.  
Lee et al. untersuchten 498 verschiedene Pflanzenextrakte hinsichtlich der Inhibition 
der Biofilmbildung von S. aureus. Dabei stellte sich heraus, dass vor allem die Extrakte 
Tannin und Quercetin der Pflanze Alnus japonica die Biofilm-Formation von S. aureus 
supprimieren können (Lee et al. 2013). Die Inhibition der Biofilmbildung wird 




Ein wichtiges Kriterium zur Beurteilung von antibakteriell funktionalisierten Ober-
flächen in vitro ist die Wirkstofffreisetzungskinetik der inkorporierten antimikrobiellen 
Stoffe.  
In der vorliegenden Untersuchung wurde zunächst mittels Agardiffusionstest die 
Wirkstofffreisetzung der antibakteriellen Materialien in Abhängigkeit von 
verschiedenen Expositionszeiten in PBS untersucht (Abb. 6). Es konnte gezeigt 
werden, dass die Eluate der TiOB® Tannin/Gentamicin Probekörper über den 
gesamten Beobachtungszeitraum von 48 Stunden, Inhibitionszonen auf S. aureus 
erzeugten. Somit kann man davon ausgehen, dass innerhalb dieser Inhibitionszonen 
eine Wirkstoffkonzentration vorherrscht, die zu einer vollständigen Suppression von  
S. aureus führt.  
Die größten Inhibitionszonen gegenüber der Testspezies wiesen die Eluate ohne bzw. 
nach nur kurzer Expositionszeiten in PBS auf (< 4 h).  
Es ist davon auszugehen, dass sich aufgrund der guten Wasserlöslichkeit des 
Trägermaterials Tannin, der größte Teil des antibakteriellen Produkts bereits in den 
ersten Stunden vom Probekörper ablöst.  
Diese hohe initiale Wirkstofffreisetzung (burst effect) führt zu einer hohen 
Konzentration der antibakteriellen Substanz im periimplantären Raum.  
Dadurch könnten in der entscheidenden Phase, kurz nach der Operation, 
planktonische Bakterien im Operationsgebiet ausreichend supprimiert werden und 
somit die bakterielle Besiedlung der Implantatoberfläche, der initiale Schritt der 
Biofilmbildung, inhibiert werden (Gristina et al. 1987b, Poelstra et al. 2002).  
Lin et al. konnten ebenfalls eine hohe initiale Wirkstofffreisetzung von Gentamicin-
beladenen Titan-Nanotubes feststellen. Innerhalb von 57 h wurde dabei in dieser 
Untersuchung in Abhängigkeit vom Durchmesser der Nanotubes ein Großteil des 
Gentamicins aus den Nanotubes freigesetzt (Lin et al. 2014).  
Auch Lucke et al. stellten eine initial hohe Freisetzung von Gentamicin aus PDLLA 
beschichteten Titanimplantaten fest. Nach 48 h waren 80 % des Gentamicins 
herausgelöst (Lucke et al. 2003). Bei beiden aufgeführten Studien verblieb jedoch ein 
Rest des antibiotischen Wirkstoffes in der funktionalisierten Oberfläche zurück.  
Auch in der vorliegenden Studie ist davon auszugehen, dass nach initial hoher 
Freisetzungsmenge, der Überrest des Gentamicins nach 48 h durch Diffusion aus dem 





Dieser Umstand der kontinuierlichen Freisetzung von „low-level“ Antibiotika aus 
funktionalisierten Oberflächen wird in der Literatur kontrovers diskutiert. Zum einen 
könnten überlebende Bakterien supprimiert und dadurch die Vermehrung und 
Rekolonisierung der Implantatoberfläche verhindert werden (Moskowitz et al. 2010). 
Zum anderen ist aber auch möglich, dass „low-level“ Freisetzungsmengen von 
Antibiotika zur Entwicklung von resistenten Bakterienstämmen führen (Wahlig und 
Dingeldein 1980, Lucke et al. 2003). Eine optimale Freisetzungskinetik lokaler 
Antibiotika-Carrier ist unter diesem Aspekt bisher noch nicht etabliert worden 
(Diefenbeck et al. 2016).  
Die antibakterielle Wirksamkeit der TiOB® Tannin/Gentamicin Probekörper wurde in 
der vorliegenden Studie auch im Proliferationstest bestätigt. Die Proliferation von 
Bakterien gilt als wichtiger Schritt bei der Entwicklung einer Infektion und sollte zur 
Evaluation von antibakteriellen Oberflächeneigenschaften berücksichtigt werden 
(Bechert et al. 2000).  
Andere Arbeitsgruppen die vergleichbare Untersuchungen wie die hier vorliegende 
Studie durchführten, konzentrierten sich zumeist nur auf die Bestimmung der 
Wirkstofffreisetzungskinetik und der bakteriellen Adhärenz an funktionalisierten 
Oberflächen, jedoch nicht auf die Analyse der mikrobiellen Proliferation adhärenter 
Bakterien (Vester et al. 2010, Kittinger et al. 2011, Cui et al. 2013).  
Um eine präzise Aussage über die antibakterielle Effektivität einer funktionalisierten 
Oberfläche treffen zu können, muss unserer Meinung nach jedoch das Potential 
adhärenter Bakterien hinsichtlich ihrer Vermehrungsfähigkeit bestimmt werden.  
Im Proliferationstest konnte in der vorliegenden Arbeit gezeigt werden, dass die an den 
Testoberflächen adhärenten Bakterien so stark geschädigt waren, dass die 
Vermehrungsfähigkeit gegenüber der Kontrollgruppe signifikant vermindert war.  
Als antibakterieller Effekt, im Vergleich zur Kontrolle, wurde ein verzögerter Anstieg 
der Proliferationskurven (Latenzphase) gewertet. Obwohl alle untersuchten TiOB® 
Tannin/Gentamicin Probekörper das Bakterienwachstum im Vergleich zur TiOB® 
Kontrolle signifikant inhibieren konnten, bestätigt sich auch hier eine Abhängigkeit der 
Wirksamkeit von der zuvor induzierten Wirkstofffreisetzung durch vorangegangene 
Lagerung in PBS.  
Eine wesentliche Erkenntnis der vorliegenden Arbeit ist, dass wahrscheinlich durch die 




osteointegrativen Eigenschaften von bioaktiven TiOB® Oberflächen nicht substanziell 
beeinträchtig werden (Diefenbeck et al. 2011, Diefenbeck et al. 2016).  
Die Ergebnisse des Zytotoxizitätstests zeigten, dass im gewählten Untersuchungs-
zeitraum die vitalen, grün fluoreszierenden Zellen noch durch eine runde, kugelige 
Zellgeometrie auffielen, da wahrscheinlich der Prozess der Ablösung des 
Tannin/Gentamicin-Wirkstoffkomplexes noch nicht beendet war (Abb. 11). Auch die 
Ergebnisse des Agardiffusionstests, mit Eluaten nach 48 h Lagerung in PBS 
unterstreichen diese Hypothese. Durch die noch nicht vollständige Ablösung des 
Wirkstoffkomplexes nach 48 h und nur einem Nährmediumwechsel nach 2 Tagen 
könnte die Zelladhärenz von MC3T3 Zellen gestört worden sein.  
Es ist anzunehmen, dass unter in vivo Bedingungen durch den vorhandenen 
Stoffaustausch der Prozess der Ablösung noch beschleunigt wird und somit die 
bioaktive TiOB® Oberfläche schneller zum Vorschein kommt.  
Diese Vermutung bekräftigt die Tatsache, dass Tannine biologisch abbaubar sind 
(Pena et al. 2010). Sahiner et al. konnten in einer Studie feststellen, dass poly Tannin 
Hydrogel bei einem pH von 9 innerhalb von 9 Tagen vollständig hydrolytisch abgebaut 
wurde (Sahiner et al. 2016). Im Gegensatz dazu sind beispielsweise Polylactide- (PLA) 
basierte-Carrier nicht vollständig, oder nur sehr langsam biologisch abbaubar und 
verbleiben eine lange Zeit im Körper (Maiborodin et al. 2013). So zeigen in vitro 
Untersuchungen, dass 87 % der poly-L-lactide (PLLA) noch nach 6 Wochen 
nachweisbar waren (Kalicke et al. 2006).  
In der vorliegenden Studie konnte nach dem Nährmediumwechsel und einer 
viertägigen Inkubationszeit eine Zunahme vitaler Zellen und somit bereits eine 
Verbesserung der Biokompatibilität erzielt werden. 
Die TiOB® SiOx Ag Probekörper wurden in der vorliegenden Studie mit Hilfe des 
bereits beschriebenen APCVD Verfahrens hergestellt (Abb. 2). Als Resultat entsteht 
auf TiOB® Oberflächen eine ca. 100 nm dünne Siliziumoxidschicht mit eingebetteten 
Silbernanopartikeln (Ag NPs) in einer Konzentration von ca. 5 At.-%.  
Der Vorteil dieser Beschichtungsmethode gegenüber anderen Verfahren, wie z.B. des 
Polymer-Coatings mit eingebetteten Ag NPs ist, dass hierfür kein Vakuum benötigt 
wird und somit die Prozessbedingungen deutlich vereinfacht werden können 
(Biederman et al. 1996, Boldyryeva et al. 2003, Hlídek et al. 2008, Beier et al. 2013, 




Die Eluate der TiOB® SiOx Ag Probekörper erzeugten keine Inhibitionszonen im 
Agardiffusionstest (Abb. 3). Dies deutet darauf hin, dass die Liquidationsrate von Ag 
NPs und die Diffusion von Silberionen aus der Schicht nicht ausreichten, um eine 
antibakterielle Wirksamkeit in diesem Test zu erzeugen.  
Auch in anderen Studien u.a. von Juan et al. und Ahaern et al. konnten ebenfalls im 
Agardiffusionstest keine Inhibitionszonen um silberbeschichtete Titanoberflächen 
beobachtet werden (Ahearn et al. 1995, Juan et al. 2010).  
Mit Hilfe des Proliferationstestes konnte jedoch gezeigt werden, dass TiOB® SiOx Ag 
Probekörper die Vermehrungsfähigkeit des Testkeims S. aureus signifikant inhibieren 
konnten (Abb. 8, 9b). Die antibakterielle Wirkung ist aber wahrscheinlich auf die 
Oberfläche der Probekörper bzw. deren unmittelbare Umgebung beschränkt.  
Das große Oberflächen-Volumen-Verhältnis von Ag NPs erlaubt dabei vermutlich 
einen effektiveren direkten Kontakt mit den Mikroorganismen. Gleichzeitig kommt es 
durch die Penetration von Wasser in die Siliziummatrix zum Herauslösen von 
Silberionen aus den eingelagerten Ag NPs durch Hydratation (Necula et al. 2012). 
Diese herausgelösten Silberionen interagieren mit den essentiellen thiol (sulfhydryl) 
Gruppen der bakteriellen Enzyme und führen zu deren Inaktivierung (Feng et al. 2000, 
Jaiswal et al. 2010).  
Jaiswal et al. und Feng et al. diskutierten außerdem, dass es zu einer Inhibition der 
DNA-Replikation sowie zu einer Reduktion der ATP-Konzentration im bakteriellen 
Mikroorganismus kommen kann (Feng et al. 2000, Jaiswal et al. 2010).  
Silberionen reagieren außerdem mit Phospholipiden der bakteriellen Zellmembran und 
können so zur Zelllyse führen. Ag NPs tragen wahrscheinlich außerdem zur Bildung 
von Sauerstoffradikalen bei, die dann die bakterielle Zellmembran penetrieren und 
letztlich DNA- Schädigungen und Protein-Oxidationen bewirken (Morones et al. 2005). 
Tendenziell konnte in der vorliegenden Studie vor allem durch die TiOB® SiOx Ag 
Probekörper ohne bzw. eine nur kurze vorangegangene Expositionszeit in PBS (0, 4 
h) eine signifikante Hemmung der Vermehrungsfähigkeit von S. aureus beobachtet 
werden (Abb. 9b). Dies lässt auch für diese Oberflächenfunktionalisierung auf einen 
initialen burst effect schließen.  
Dieser burst effect könnte durch das beschriebene Herauslösen von Silberionen aus 
Ag NPs durch Hydratation in wässrigem Medium begründet sein, wobei auf Grund des 
Herstellungsprozesses besonders in den oberen Lagen der Beschichtung von einer 




Die Ergebnisse der XPS Untersuchungen der vorliegenden Studie bestätigen dies 
(Abb. 4a). Zum einen könnte die hohe Konzentration von Silberionen planktonische 
Bakterien im periimplantären Raum in der initialen Phase kurz nach der Operation 
supprimieren und so die postoperative Infektion verhindern bzw. die primäre 
Wundheilung verbessern (Zhao et al. 2011).  
Zum anderen wird das Risiko der Resistenzbildung und Toleranzentwicklung von 
Bakterien gegenüber Silberionen minimiert. Diese könnte bei einer konstant niedrigen 
Silberionenkonzentrationen über einen längeren Zeitraum auftreten (Wright et al. 
1998, Bayston et al. 2007).  
TiOB® SiOx Ag Probekörper, die länger in PBS exponiert waren (6, 12, 24, 48 h) 
zeigten keine antibakterielle Wirksamkeit mehr. Lischer et al. beobachteten ähnliche 
Effekte von mit silberbeladenen Plasma Polymer Beschichtungen (Lischer et al. 2011). 
Auch hier wurde eine Abhängigkeit der antibakteriellen Effektivität der Probekörper von 
der vorangegangenen Expositionszeit in PBS beobachtet. Probekörper, die nicht 
vorher in PBS exponiert waren, führten zu einer vollständigen Inhibition des Bakterien-
wachstums, währenddessen Probekörper mit vorangegangener Exposition ihre 
antibakterielle Wirkung verloren (Lischer et al. 2011).  
Bei guter antibakterieller Effizienz wird häufig eine ungenügende Zytokompatibilität bei 
zu hohen Dosen von Silber beschrieben (Ramstedt et al. 2009, Agarwal et al. 2010). 
Dabei wird sowohl der Kontakt mit Silberionen als auch mit nanopartikulärem Silber 
kritisch diskutiert (Navarro et al. 2008, Kim et al. 2009).  
In der vorliegenden Studie wurden TiOB® SiOx Ag Probekörper mit MC3T3 Zellen 
besiedelt.  
Im Gegensatz zu der Untersuchung von Lischer et. al erfolgte keine Präinkubation der 
Probekörper für 24 h in einem Zellmedium. So war es in der vorliegenden 
Untersuchung möglich, den kumulativen zytotoxischen Effekt von freien Silberionen, 
sowie in der Schicht integrierten Ag NPs gegenüber MC3T3 Zellen zu beobachten 
(Lischer et al. 2011). Während in der vorliegenden Studie nach zwei Tagen Inkubation 
ein nahezu ausgeglichenes Verhältnis von vitalen und avitalen Osteoblasten vorlag, 
konnte bereits nach vier Tagen Inkubation und Nährmediumwechsel ein ähnlich 
dichter Zellrasen wie in der Kontrollgruppe beobachtet werden (Abb. 10, 11). Die 
vitalen Zellen auf diesen Oberflächen hatten eine typische flach ausgestreckte Form 




anzunehmen, dass der initiale zytotoxische Effekt unter in vivo Bedingungen durch den 
vorhandenen Stoffaustausch noch weiter minimiert werden könnte. 
Die Herstellung der TiOB® Zn Probekörper erfolgte in der vorliegenden Studie in zwei 
aufeinander folgenden plasmachemischen Oxidationsprozessen. Zuerst wurde mit 
Hilfe des TiOB® Elektrolyts eine Grundbeschichtung auf der Basis von 
Calciumphosphat aufgebracht und nachfolgend die Einlagerung von Zinkionen durch 
eine Sekundärbeschichtung in einem zinkhaltigen Folgeelektrolyt gewährleistet.  
Bei einer Endspannung von 350 V entsteht eine bis zu 13 µm dicke haftfeste 
Konversionsschicht keramischen Charakters. Dabei sind im Rasterelektronen-
mikroskop deutlich die homogen verteilten Plasmakanäle mit einer Größe von 1- 3 µm 
zu sehen, in denen durch den zweiten Beschichtungsprozess Zinkpartikel eingelagert 
wurden (Abb. 5).  
Mit Hilfe der oberflächensensitiven Photoelektronenspektroskopie (XPS) konnte 
gezeigt werden, dass Zink durch den plasmachemischen Oxidationsprozess 
erfolgreich in die Oberfläche eingebracht werden kann (Abb. 4b).  
Das Zn(2p) Signal liegt dabei bei einer Bindungsenergie von 1020,8 eV. Vergleichbare 
Ergebnisse erzielten Hu et al. bei der Untersuchung plasmachemisch oxidierter 
Titanimplantate mit inkorporierten Zinkpartikeln. Auch sie konnten einen 
elementspezifischen Peak von Zn(2p) bei 1021,7 eV detektieren (Hu et al. 2012). 
Neben der Aussage über die Bindungsenergie konnte mit Hilfe der XPS Messung in 
der vorliegenden Studie auch eine quantitative Aussage über die Zusammensetzung 
der Oberflächenschicht getroffen werden. Die Messungen verdeutlichten, dass Zink 
mit einem Anteil von bis zu 20 At.-% Zink bis zu einer Schichttiefe von einem 
Nanometer (10 s Ar+) erfolgreich in die Konversionsschicht eingebaut wurde.  
Hu et al. konnten bei einer annährend gleichen Zinkkonzentration im Beschichtungs-
elektrolyt nur ein Anteil von 9 At.-% bei gleicher Schichttiefe detektieren (Hu et al. 
2012).  
Die antibakterielle Aktivität der in der vorliegenden Studie untersuchten TiOB® Zn 
Oberflächen konnte in den anschließenden mikrobiologischen Tests verifiziert werden. 
Die Eluate der TiOB® Zn Probekörper erzeugten im Agardiffusionstest ebenso wie die 
TiOB® SiOx Ag Probekörpern keine Inhibitionszonen (Abb. 6).  
Aufgrund des Herstellungsprozesses kann man davon ausgehen, dass komplex-
stabilisierte Zinkionen vor allem in den oberen Atomlagen der Konversionsschicht fest 




stabilen Verbände könnte der Grund für die fehlende messbare antibakterielle Wirkung 
im Agardiffusionstest sein.  
Auch Hu et al. konnten keine Freisetzung von Zinkionen aus der von ihnen 
untersuchten Oberfläche ermitteln (Hu et al. 2012). In Folge der direkten Inkubation 
der Bakteriensuspension mit den TiOB® Zn Probekörpern im Proliferationstest der 
vorliegenden Studie konnte jedoch gezeigt werden, dass alle untersuchten TiOB® Zn 
Probekörper, in Abhängigkeit von der vorangegangenen Expositionszeit in PBS, zu 
einer Vitalitätseinschränkung bei den exponierten Bakterien führten (Abb. 9c).  
Der verzögerte Anstieg der Proliferationskurven und die geringe Bakteriendichte am 
Ende des Beobachtungszeitraums nach 24 h sprechen dafür, dass adhärente 
Bakterien an der TiOB® Zn Oberfläche so stark geschädigt wurden, dass die 
Vermehrungsfähigkeit von S. aureus stark eingeschränkt war.  
Dieser antibakterielle Effekt direkt an der Oberfläche könnte durch die erhöhte 
Konzentration von Zink in den oberen Atomlagen erklärt werden, wie die XPS 
Untersuchung zeigte (Abb. 4b). 
Der antibakterielle Effekt von Zink auf S. aureus ist durch die Entstehung von reaktiven 
Sauerstoffradikalen (ROS) wie 1O2, HO. oder H2O2 auf zinkhaltigen Oberflächen 
erklärbar (Raghupathi et al. 2011).  
In der vorliegenden Studie konnte im Proliferationstest mit TiOB® Zn Probekörpern im 
Gegensatz zu TiOB® SiOx Ag Probekörpern auch nach der maximalen Expositionszeit 
in PBS (48 h) ein signifikanter wachstumsinhibierender Effekt auf die Testspezies 
beobachtet werden (Abb. 9c). Allerdings zeigt die vorliegende Studie auch, dass die 
Effektivität des Prozesses der Sauerstoffradikalbildung mit der Zeit wahrscheinlich 
abnimmt.  
Im Gegensatz zu Hu et al. die die antibakterielle Wirkung nur in Abhängigkeit vom 
unterschiedlichen Zinkionengehalt untersuchten, wird in der vorliegenden Studie 
erstmals gezeigt, dass die Präinkubation in wässrigem Medium (PBS) die anti-
bakterielle Wirksamkeit ebenfalls beeinflusst (Hu et al. 2012).  
Aus diesem Grund kann man schlussfolgern, dass die antibakterielle Aktivität von 
Titanoberflächen, die auf Grundlage der plasmachemischen Oxidation mit Zink 
funktionalisiert wurden, zum einen von der vorangegangenen Expositionszeit in PBS 




Im Zytotoxizitätstest konnte gezeigt werden, dass nach zwei Tagen Inkubation mit 
MC3T3 Zellen eine ähnlich geringe Zelldichte wie bei TiOB® Tannin/Gentamicin 
nachweisbar ist (Abb. 10, 11).  
Auch hier fielen die grün fluoreszierenden Zellen durch eine runde, kugelige Form auf, 
die auf eine ungenügende Adhärenz schließen lässt (Abb. 11). Grund dafür könnte der 
hohe Gehalt von bis zu 20 At.-% an Zinkionen in den oberen Atomlagen sein, der 
anfänglich zu einer hohen antibakteriellen Wirkung führt und Zelladhärenz verhindert. 
Hohe Konzentrationen von ROS können neben der Suppression von Bakterien auch 
zu Störungen des Zellmetabolismus der körpereigenen Zellen führen (Zaveri et al. 
2010).  
Nach dem Wechsel des Nährmediums und einer viertägigen Inkubation konnte jedoch 
zum einen die Zunahme an vitalen Zellen beobachtet werden und zum anderen die 
Änderung der Zellmorphologie in eine typisch, flach ausgestreckte Zellgeometrie der 
adhärenten Osteoblasten (Abb. 11). 
In der vorliegenden Studie konnte gezeigt werden, dass alle untersuchten 
funktionalisierten TiOB® Oberflächen zu einer signifikanten Verminderung der 
Vermehrungsfähigkeit von S. aureus führen. Demnach können alle untersuchten 
Probekörper als aktive Oberflächenfunktionalisierungen bezeichnet werden, da die 
primär antimikrobiell inerte TiOB® Oberfläche durch die Integration von 
Tannin/Gentamicin, Ag oder Zn antibakteriell wirksam wird (Romano et al. 2015). 
Aufgrund der verschiedenen Herstellungsprozesse, lassen sich allerdings 
unterschiedliche antibakterielle Wirkungsmechanismen der funktionalisierten TiOB® 
Oberflächen erkennen. TiOB® Tannin/Gentamicin Probekörper führen durch 
Wirkstofffreisetzung („drug eluting“) zu einer signifikanten Wachstumsreduktion von  
S. aureus.  
TiOB® SiOx Ag und TiOB® Zn Oberflächen zeigen dagegen eine antibakterielle Potenz 
nur bei adhärenten Bakterien („contact killing“).  
Außerdem spricht die vorliegende Arbeit dafür, dass durch die verschiedenen 
antibakteriellen Funktionalisierungen der TiOB® Oberflächen, die osteointegrativen 








Wie die Ergebnisse der vorliegenden Studie zeigen, konnten auf TiOB® Oberflächen 
durch unterschiedliche Herstellungsverfahren antibakterielle Funktionalisierungen 
erzielt werden. 
Die beschriebenen Methoden waren geeignet, die antibakterielle Wirkung der 
funktionalisierten Oberflächen zu untersuchen. 
Die Ergebnisse des Agardiffusionstests und Proliferationstests zeigen, dass aus 
verschiedenen Herstellungsverfahren der Oberflächen unterschiedliche antibakterielle 
Wirkmechanismen resultieren.  
Mit TiOB® Tannin/ Gentamicin-Oberflächen ist eine Wirkstofffreisetzung möglich und 
es bilden sich Inhibitionszonen gegenüber S. aureus aus. Die antibakterielle Wirkung 
von TiOB® SiOx Ag und TiOB® Zn findet dagegen in direktem Kontakt unmittelbar auf 
der Oberfläche statt. 
Die vorliegenden Resultate des Proliferationstests zeigen eine antibakterielle Wirkung 
der Oberflächen in Abhängigkeit von der vorangegangenen Exposition in PBS. 
Die antibakterielle Funktionalisierung der untersuchten Oberflächen könnte sich in den 
ersten zwei Tagen nach Exposition im Vergleich zur Kontrollgruppe ohne 
Funktionalisierung zunächst reduzierend auf die Zytokompatibilität auswirken.  
Es wurde allerdings beobachtet, dass mit abnehmender antibakterieller Wirkung der 
Testoberflächen, die Zytokompatibilität wieder deutlich zunimmt. 
Weiterführende Untersuchungen sind notwendig, um eine Optimierung der Implantat-
oberflächen hinsichtlich einer optimalen antibakteriellen Wirkung bei 
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